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Abstract   A  combined  approach  of  numerical modeling  and  animal  experiments was  used  to  study  the 
mechanisms of  traumatic brain  injury  (TBI).   A  three‐dimensional  finite element model  (FEM) of  the rat brain 
was submitted to experimental sagittal plane rotational acceleration pulses.   The experimental setup provided 
histological analysis of  injured brain tissues for a range of severities.   The biomechanical response parameters 











In  modern  society,  Traumatic  Brain  Injuries  (TBI)  represent  a  major  health  issue.    Depending  on  their 
intensities,  they  can  generate  many  consequences.    While  cases  considered  as  being  mild  can  result  in 










the  development  and  improvement  of  protective  systems  in  automotive  environments  or  of  protective 
equipment  in sports. However,  if better protection or even prevention of TBI  is to be achieved,  it  is of utmost 
importance to constantly improve further the state of understanding of the biomechanics of head injuries. 





has  also been  correlated  to  intracranial pressure  changes  [4].    Linear acceleration has often been used as a 
component for criteria and indexes that are used in standards or validation procedures.  One such index is the 
Head  Injury  Criterion  (HIC) which  is  based  on  the  linear  acceleration  of  the  head  and  is widely  used  in  the 
automotive  industry for designing protective structures.   However, the HIC has generated some controversies 
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 over  the  years  [5],  in  particular  for  taking  into  account  only  one  part of  the  global  acceleration parameter.  





research areas.   But, as  information about human TBI can only be obtained a posteriori, works  in these areas 
require animal and numerical models.  On the experimental side, rodent, and especially rat, models have often 




complete  three‐dimensional  finite  element model  of  a  rat  brain  was  used  for  the  simulation  of  very  high 
amplitude angular acceleration loadings in a sagittal plane.  Yet, outcomes from TBI‐specific experiments can be 
used  as  loadings  for  finite  element models  to determine  the  local  responses of  the  rat brain.   As  such,  the 
present  computational  study  aimed  to  determine  and  analyze  the  intrinsic  mechanical  responses  of  the 
different anatomical regions of the brain in reaction to a rearward sagittal rotational acceleration collision. 
Based on  the  foregoing observations and brief  review, and  the  importance of  region‐specific  responses, a 







An  in  vivo  animal  model  that  produces  diffuse  brain  injury  (DBI)  in  sagittal  plane  rearward  rotational 
acceleration was used  to produce  injury data  for  this study.   The model has been presented and  the  injuries 




stop.   The total head angle change was  less than 30 degrees.   By adjusting the air pressure in the rifle used to 
accelerate the striker, resulting rotation acceleration between 0.37 and 2.10 Mrad/s² were achieved.  The work 




brains were  cut  and  incubated with  antibodies  for  beta‐amyloid  precursor  protein  (β‐APP)  for  detection  of 
axonal injuries.  In situ hybridization was carried out with probes for cyclooxygenase 2 (COX‐2).  The latter is an 
































1  50 ‐ 100  Small but asymmetric  Visible in 10 x microscope  Localized to cell 
bodies 













A  three‐dimensional  finite element model of  the  rat head has been developed.   Data  for  this model were 
obtained  through medical  imaging  techniques  used  on  a  Sprague‐Dawley  rat.   Magnetic  Resonance  Images 
displaying a voxel  size of 500 m x 500 m x 500 m allowed  for  the acquisition of  the  soft  cerebral  tissue 








upon  those which  had  been  used  for  our  Strasbourg University  Finite  Element Head Model  (SUFEHM)  [30].  
Those criteria were strictly controlled during  the whole meshing step so  that  the resulting mesh would be as 






Criterion  Chosen value  Respect of criterion  Range  Supplementary information 
Minimum length  > 0.45mm  100%  0.45mm ‐ 0.68mm  0.45mm<Min length<0.55mm: 96.7% 
Maximum length  < 1.5mm  100%  0.49mm ‐ 1.5mm  0.49mm<Max length<1mm: 85,5% 
Warpage  < 40°  100%  0° ‐ 39.79°  Warpage<20°: 90.8% 
Aspect Ratio  < 5  100%  1.06 ‐ 3.18  Aspect ratio <2.5: 98.3% 
Skewness  < 60°  100%  0.03° ‐ 59.58°  Skewness<30°: 80.5% 
Jacobian  > 0.7  90.7%  0.4 ‐ 1  Jacobian>0.6: 95.4% 
Jacobian>0.5: 98.6% 
The achieved finite element mesh of the brain volume consisted of 14,752 hexahedral elements.  This brain 
was  itself  subdivided  into  22  anatomical  components.    18  of  those  22  components  represented  internal 
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 divisions  of  the  cerebrum.    The  brain  mesh  is  shown  in  Figure  1.    Another  component  made  of  a  single 







again  through  the use of commercial software  (Altair Hypercrash 10.0©, Troy MI, USA).   Several assumptions 
were  decided  for  the model.    First,  all  the  elements were  considered  as being homogeneous  and  isotropic.  
Then, brain elements were assumed to be made of gray matter.  Literature was then explored for the soft tissue 
mechanical behaviors.  Properties for the skull and for the brain/skull interface were based upon finite element 





brain  were  assigned  a  linear  viscous  elastic  material  behavior,  defined  by  a  Boltzman  law  [24,  26],  with 
associated mechanical parameters based on the literature [22].  The choice of a linear viscous elasticity instead 
of other material models, such as hyperelastic or nonlinear viscous elastic ones, was made for practical reasons.  
Available data  for  those other models are quite  scarce, even more  so  than  for  linear viscous elastic models, 
especially when  considering  rats  specifically.   The  short‐term  shear modulus was chosen,  in accordance with 
MRE  data  from  our  laboratory  [34],  to  be  appropriate  for  the  very  short  duration  loading which was  to be 
simulated.    The  assumed  homogeneity  of  brain matter was  also  partly  dependent  on  this  choice;  regional 
mechanical  properties  can  be  found  in  the  literature  [35‐38],  but  there  are  strong  differences  in modeling 
choices  concerning  the  relative  stiffnesses of  grey  and white matter  [24,  26].   Also,  those  studies were not 
dealing with high‐frequency  loadings  like  the ones  in  this study.   Consequently, homogeneity of brain matter 
with  a  short‐term  shear  modulus  suitable  for  the  loading  frequency  was  preferred  to  heterogeneity  and 











































(DCD) based upon experimental data  [23].    In  these protocols and  in our corresponding  simulations,  the  left 
cortex, which had been exposed through a craniectomy, was submitted to vacuum pressure pulses of varying 
durations and amplitudes.   The  simulated displacements of  the exposed brain  surface were extracted before 
being compared to the experimental measures. 
Results  from  the  validation  simulations  were  published  in  a  previous  IRCOBI  study  [39].    Simulated 








Each  pulse  was  based  upon  experimental  angular  acceleration  versus  time  data  [17‐20].    Eventually,  47 
acceleration  cases were  available  and  each  one  of  them  served  as  a  loading  case  for  a  specific  numerical 
simulation.  To do so, the acceleration loading data were applied directly to the rigid skull component.  Figure 2 
shows a representative plot of the typical rotational acceleration versus time history for the current study.  The 
mean duration of  the main  acceleration peak  in  the different  cases was  approximately 0.4 ms.    In  terms of 




simulations were  run  for  10 ms  durations;  their  completion would  generally  take  approximately  an  hour of 
computational calculation.  The hourglass energy of the model remained under five percent of the total energy. 
 







Though  the  global  distributions  of  mechanical  responses  were  analyzed,  the  stress  analysis  output  was 
extracted  for  three  anatomical  components  of  interest  in  the  brain  model:  the  cingulate  cortex,  the 
hippocampus  and  the  superior  colliculous  (Figure  3).    The  cingulate  cortex  was  chosen  based  on  direct 
histological findings of the experimental setup.  The hippocampus and superior colliculous were chosen because 
they are  the components  in  the current subdivisions of  the FEM  that would correspond  to  the vicinity of  the 
corpus  callosum.    Strain  and  stress  data  in  particular were  observed  and  evaluated  in  these  regions, more 
specifically  maximum  principal  strains  and  Von  Mises  stresses.    For  each  parameter,  after  the  complete 
anatomical  distributions  were  analyzed,  time  history  data  were  obtained  for  each  element  in  the  model.  













The  distributions  of  Von  Mises  stresses  and  first  principal  strains,  and  their  temporal  variations,  were 
observed for each of the 47 simulations.  Though the values of the mechanical responses varied depending on 
the  simulation and  the original associated  loading, all  simulations provided  similar  results  in  terms of  spatial 







plane after 1.7 ms of computation  for a 2.09 Mrad/s²  loading, which was  the  instant of maximal mechanical 











Von Mises  stresses  and maximal  first  principal  strains were  estimated  as mean  peak  values  based  upon  20 
elements for the cingulate cortex, 14 elements for the hippocampus and 16 elements for the cingulate cortex.  
Thus, the occurrence of isolated elements, presenting maximal but not meaningful values, was avoided. 






























Similar  to  the  comparison  between maximal Von Mises  stresses  and  β‐APP  scores,  another  analysis was 
carried out to examine the possible correlations between the Von Mises stresses and COX‐2 scores.  Among the 
47 simulated cases, 22 had associated COX‐2 histological results.   Figure 8 presents the results of the analysis.  






In  addition  to  the Von Mises  stresses, COX‐2  scores were also  compared with  the maximal  first principal 
IRC-13-51 IRCOBI Conference 2013
- 463 -









reached.    Thus,  results  were  analyzed  a  second  time  by  plotting  stresses  and  strains  as  functions  of  the 
histological scores.   Then,  linear regressions were made and their parameters are shown in Tables 4 and 5.  In 
particular,  thresholds were estimated  from  the obtained  linear equations as  the strain or stress values which 








Slope [%]  1.4167 0.9483 0.2751
R²  0.6432  0.3202  0.0309 
Threshold [%]  4.7914  4.5401  5.3358 
Stress 
Slope [kPa]  0.4994  0.3451  0.0952 
R²  0.6479 0.3196 0.0323







Slope [%]  1.6577 1.381 1.2674
R²  0.5081  0.6067  0.6067 
Threshold [%]  4.8868  3.4101  3.8157 
Stress 
Slope [kPa]  0.5803  0.5091  0.4292 
R²  0.5054 0.6203 0.6089
Threshold [kPa]  1.6979 1.2648 1.298 
 
Tables 4 and 5 presented  results  for  the  three  regions of  interest.   To propose  thresholds  for  the general 
brain, weighted means have been  calculated.   The  thresholds of  the  three  regions were  taken  into account, 




















Moreover,  it should be stressed that the experimental animal model used  in the present study has  long been 







varied  array  of  loadings:  dynamic  cortical  deformations  [23]  to  study  injuries  to  the  blood‐brain  barrier; 




The present work  included  the Von Mises stress as a variable of particular  interest, since previous studies 
correlated  the peak Von Mises  stress with neurological outcomes and cerebral  injuries  in animal and human 
models [31, 40‐42].  Similarly, strains have been proposed as indicators of levels of cerebral injuries [26, 30, 43‐
44],  resulting  in  their  inclusion  as  variables  in  the  present  study.    Furthermore,  the  amplitude  of  angular 
acceleration  loading  has  been  shown  in  the  experimental  setup,  which  was  numerically  simulated  by  the 
present work, to be related to the  varying severity of TBI; it was proposed that a 1.1 Mrad/s² loading was the 
limit after which TBI were  likely to occur [17].   The current work showed that the Von Mises stresses and first 




stresses and strains.   However,  it should be noted that the shape of the skull component  is slightly protruding 
inward just above the upper central surface of the brain in the mid‐sagittal plane and thus above the cingulate 
cortex.    This  could  have  resulted  in  a  slight  increase  in  the  mechanical  responses  in  the  cingulate  cortex 
component.    Also,  stresses  and  strains  displayed  the  hippocampus  and  superior  colliculous  vicinities  as 
secondary regions of high mechanical responses, correlating with the histological evidence.  The importance of 
those  internal  regions  is  further  supported  by  the  centripetal  theory  that  clinical  concussion,  resulting  from 




As mentioned  previously,  other  finite  element modeling  studies  have  included magnitudes  of  strains  as 
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 thresholds  for  cerebral  injuries.    In  2006, based on  controlled  cortical  impact  loading  applied  to  a  rat  finite 
element model, Mao et al. reported that a strain  level of 0.30 represents contusive brain  injury [26].   In 2006, 
Cater et al.  [46]  found,  from an  in‐vitro model of TBI based on hippocampal slice cultures,  that a 0.20 strain 





the gray matter  [44].    In 2008, using  the Strasbourg University Finite Element Head Model,  the  first principal 
strain was proposed as a criterion  to assess diffuse axonal  injury: a strain  level of 0.31 corresponded  to 50% 
injury  risk  [30].    Recently,  a  FEM  of  the  monkey  head  also  found  an  association  between  a  50%  risk  of 
concussion and a sustained strain of 0.21 [48].   Strains have also been explored  in  in‐vivo conditions.   In 2008 
Sabet et al. observed deformations  in human volunteers under mild angular acceleration  loading using tagged 
magnetic  resonance  images and  reported  that  large portions of  the brain sustain strains exceeding 0.02  [49].  
Most of  the aforementioned  studies dealt with conditions different  from  the present study: some had direct 
contact  impact,  creating  high  strains  near  the  contact  interface  [26],  while  other  studies  were  based  on 
experimental  or  numerical  models  of  the  human  brain  [30,  49]  or  the  non‐human  primate  brain  [48].  
Differences  in  the  strain  level may  be  due  to  these  variations.    Furthermore,  the  aforementioned  studies 
proposed strains  thresholds designed  to elaborate on a percentage of risk of sustaining  injuries.   The current 
study proposes thresholds corresponding to the early occurrence of TBI, thus possibly resulting  in  lower strain 
values.    Indeed,  if the most severe cases only are considered  in our study, then strain values are closer to 0.1 
and  thus more  similar  to  the  aforementioned  values.    Also,  the  results  from  this  study were  compared  to 
available  histological  evidence  and  the  brain was  considered  homogeneous.   As  a  consequence,  developing 
precise thresholds for the whole brain is not possible; thresholds can only be evaluated in selected regions. 
In  the  current  three‐dimensional model,  the  rat  head  was  subjected  to  inertial  loadings  without  direct 











range  for  this  modulus.    Furthermore,  if  a  more  detailed  characterization  of  brain  matter  were  to  be 
implemented,  it might modify  local distributions of mechanical  responses at boundaries between anatomical 
components,  though maybe not  the  global distribution.    Still, differentiating white matter  from  grey matter 
would require a change in white matter material properties, and consequently would change Von Mises stress 
and first principal strain  in this white matter, meaning a possible modification of the thresholds.   In summary, 
the  thresholds  remain model‐bound  and  the  Von Mises  stress  threshold  in  particular  is  very  dependent  on 
assigned material properties. 




to  the  centre of  rotation.     This observation also addresses  some aspects of  the  FE model.    It  is  considered 
homogeneous  and made  only  of  gray matter.    However,  a  differentiation  between  gray  and white matter 
properties  could  affect  the  results  of  the model.    By  using  available  subcomponents  of  the  cerebrum  and 
material  data,  an  anatomically‐related  definition  of  material  properties  and  more  accurate  region‐specific 
mechanical responses could be developed.  These are considered future research directions. 




A  finite element model of  the  rat brain and skull was used  to simulate head sagittal angular accelerations 
based  on  data  from  animal  experiments.    This  combined  approach  of  numerical  modeling  and  animal 
experiments  allowed  for  the  investigation  of  region‐dependent  mechanical  responses  of  the  anatomical 
components  of  the  brain.    These  responses  were  stresses  and  strains,  and  were  analyzed  in  relation  to 
histological scores that quantified DBI in the experimental setup.  The experimental acceleration pulses covered 
a variety of grades of  severity as evidenced by  the histological  results.   First principal  strains and Von Mises 
stresses matched variations of peak angular accelerations in the regions of interest for the numerical FEM.  They 
were  also  correlated with  the histological  scores which  lead  to  a  first estimation of potential  thresholds  for 
stresses and strains to correspond to the occurrence of DBI.  Those thresholds, used in conjunction with the rat 
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